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Sommario 
I progressi raggiunti nella conoscenza delle caratteristiche biologiche delle cellule staminali e la 
dimostrazione della presenza di cellule progenitrici nel tessuto cardiaco adulto hanno posto le basi 
per lo sviluppo di nuove strategie terapeutiche che mirano alla rigenerazione del miocardio.  
In vivo, le cellule staminali sono accolte nella nicchia, un microambiente specializzato, in cui esse 
interagiscono con le cellule di supporto e con le componenti solubili e insolubili della matrice 
extracellulare (ECM), in grado di regolare la sopravvivenza, la proliferazione e il differenziamento 
cellulare. L’alterazione dell’omeostasi dell’ECM, associata al danno ischemico, rende le cellule 
progenitrici cardiache (CPC) incapaci di supportare la rigenerazione cardiaca nonostante la loro 
intensa attivazione e l’elevato potenziale miogenico. Nelle cardiomiopatie gravi il trattamento di 
elezione è il trapianto d’organo, il cui limite, però, risiede nella scarsa disponibilità dei donatori e 
nelle complicazioni legate alle reazioni immunologiche. Negli ultimi anni una promettente 
alternativa è rappresentata dalla bioingegneria, che mira alla rigenerazione tissutale mediante l’uso 
di scaffold tridimensionali ottenuti dalla combinazione di cellule staminali e materiali biomimetici.  
Sulla base di tali considerazioni, lo scopo del presente studio è stato quello di sviluppare scaffold 
sintetici e biologici, capaci di riprodurre le funzioni biologiche e meccaniche dell’ECM cardiaca 
naturale. Tali scaffold potrebbero favorire la rigenerazione del tessuto miocardico danneggiato 
stimolando l’adesione, la proliferazione ed il differenziamento delle CPC, isolate da cuori umani 
adulti, espiantati per insufficienza cardiaca allo stadio terminale. 
Gli scaffold sintetici sono stati costruiti mediante tecniche di prototipazione rapida, a partire dal 
poliuretano termoplastico KBC2000, riproducendo proprietà fisiche e meccaniche paragonabili a 
quelle del miocardio umano, ed un’architettura capace di garantire un sufficiente apporto di 
nutrienti e ossigeno alle cellule. In particolare, sono stati utilizzati scaffold non funzionalizzati e 
scaffold funzionalizzati con la laminina-1, un’importante proteina bioattiva della matrice 
extracellulare cardiaca e con la gelatina, usata come controllo. Le CPC sono state piastrate sugli 
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scaffold, funzionalizzati e non, e dal confronto delle loro proprietà biologiche è emerso che la 
funzionalizzazione con la laminina ne induce il differenziamento verso la linea dei cardiomiociti. 
Sebbene gli scaffold sintetici siano caratterizzati da proprietà meccaniche e fisiche tali da sostenere 
le funzioni cellulari, gli scaffold biologici rispondono meglio alle richieste metaboliche e 
biochimiche delle cellule. Per tale motivo, utilizzando diversi protocolli di decellularizzazione, 
precedentemente descritti e testati in vitro ed in vivo, sono stati allestiti scaffold biologici da sezioni 
di tessuto di miocardio umano, ottenuto da cuori espiantati per insufficienza cardiaca post-
ischemica.  
I risultati ottenuti hanno permesso di identificare il protocollo migliore, sulla base della rapidità, 
semplicità e preservazione dell’architettura dei principali componenti dell’ECM, nonché dei 
glicosamminoglicani e dei fattori di crescita. Inoltre sono stati allestiti gel naturali ottenuti dalla 
combinazione dell’ECM cardiaca decellularizzata e solubilizzata con la fibrina, polimero naturale 
capace stimolare l’homing, la proliferazione ed il differenziamento cellulare. 
Lo studio condotto evidenzia che il complesso sistema di interazioni cellule-ECM svolge un ruolo 
determinante nel guidare la rigenerazione cardiaca. La scelta del tipo di scaffold, naturale o 
biomimetico, così come delle componenti bioattive dell’ECM da utilizzare in associazione a 
quest’ultimo, è di fondamentale importanza per l’ottimizzazione del processo di riparo tissutale e di 
conseguenza di rigenerazione del miocardio infartuato. 
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1. Introduzione 
1.1. Cardiomiopatia ischemica  
Il miocardio è un organo il cui metabolismo è di tipo essenzialmente aerobico, basato su reazioni 
ossidative che necessitano di ossigeno e di nutrienti, indispensabili per l’attività elettrica e la 
capacità contrattile delle cellule miocardiche. Quando il flusso ematico coronarico diventa 
inadeguato a soddisfare tale richiesta, si verifica una condizione di sofferenza miocardica, ovvero 
un evento ischemico, più comunemente secondario ad un’ostruzione coronarica su base 
aterosclerotica (1). Alterazioni anatomiche tipiche dell’aterosclerosi ed alterazioni funzionali 
(vasocostrizione sia epicardica che del microcircolo e/o trombosi) determinano una serie di quadri 
clinici definiti globalmente come cardiomiopatia ischemica (2). 
Le manifestazioni cliniche della cardiomiopatia ischemica sono fondamentalmente l’angina pectoris 
e l’infarto miocardico. L’angina pectoris è legata allo squilibrio transitorio tra domanda ed apporto 
metabolico al miocardio. L’ischemia è reversibile e non provoca danno anatomico permanente. 
L’infarto miocardico consegue ad un’ischemia miocardica protratta, che porta a danno cellulare 
irreversibile e necrosi miocardica, con formazione di una cicatrice fibrosa non contrattile e quindi 
discinesie cardiache che possono condurre a insufficienza cardiaca (3-5).  
Secondo i dati raccolti dall’Organizzazione Mondiale della Sanità, in Italia le malattie 
cardiovascolari sono causa del 45-50% della mortalità globale (6), la cardiomiopatia ischemica è, a 
sua volta, responsabile del 31% dei decessi dovuti a malattie cardiovascolari (7). 
Tra i fattori di rischio che predispongono alla cardiomiopatia ischemica si distinguono quelli 
modificabili, in quanto possono essere corretti cambiando stile di vita o con trattamento 
farmacologico di condizioni predisponenti quali ipertensione, diabete mellito e ipercolesterolemia. 
Sono, invece, fattori di rischio non modificabili la familiarità per cardiomiopatia ischemica, l’età e 
il sesso, con una maggiore incidenza nell’età avanzata e nei soggetti di sesso maschile, dal 
momento che gli estrogeni hanno effetto protettivo. 
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1.2.  Terapia della cardiomiopatia ischemica 
1.2.a Terapia farmacologica 
La terapia farmacologica rappresenta il primo approccio alla cardiomiopatia ischemica e mira alla 
prevenzione dell’infarto del miocardio, nonché alla riduzione della sintomatologia anginosa e della 
gravità dell’ischemia. La terapia della cardiopatia ischemica prevede l’impiego di farmaci 
antiaggreganti piastrinici tra cui, l’acido acetil-salicilico, la ticlopidina e il clopidogrel, con effetto 
antitrombotico, e di farmaci antianginosi, quali i nitroderivati che, in quanto vasodilatatori, 
migliorano il flusso coronarico e riducono il consumo miocardico di ossigeno. Tali farmaci, 
tuttavia, risultano spesso solo parzialmente efficaci (8). Il trattamento farmacologico della 
cardiomiopatia ischemica può prevedere, inoltre, l’utilizzo di calcio-antagonisti, vasodilatatori che 
riducono il flusso attraverso i canali transmembrana del calcio, beta-bloccanti, che proteggono dagli 
effetti catecolaminergici tossici attraverso la down-regulation dei recettori beta adrenergici. Alla 
terapia antischemica convenzionale possono essere associati farmaci finalizzati a migliorare la 
funzione del microcircolo, come i derivati xantinici (teofillina, bamifillina, aminofillina), ace-
inibitori, statine, ipolipemizzanti, imipramina e, nelle donne in menopausa, la terapia estrogenica 
(9). 
Interventi di rivascolarizzazione coronarica invasivi rappresentano alternative alla terapia 
farmacologica: in casi di cardiomiopatie gravi l’intervento di by-pass e l’angioplastica si sono 
mostrati più vantaggiosi in termini di sopravvivenza rispetto alla terapia farmacologica. Tuttavia, il 
trattamento di elezione dell’insufficienza cardiaca grave conseguente a cardiomiopatia ischemica è 
il trapianto d’organo. 
1.2.b Terapia cellulare  
Il cuore umano adulto è un organo in grado di auto-rinnovarsi in quanto possiede una riserva di 
cellule primitive cardiache (CPCs) che possono essere individuate dall’espressione di marcatori di 
staminalità, quali c-kit, recettore tirosino-chinasico per lo stem cell factor (SCF) noto anche come 
CD117, MDR-1 (Multi Drug Resistence protein) e Sca-1 (Stem Cell Antigen) (10-14).  
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Tali cellule in vivo contribuiscono al turnover cellulare (15) e, attraverso il rilascio di fattori 
paracrini, modulano l’omeostasi cardiaca, la riparazione tissutale e le condizioni di invecchiamento 
dell’organo (16). E’ stato dimostrato, sia in modelli animali (17) che nel cuore umano (18), che il 
numero delle cellule progenitrici aumenta nel cuore danneggiato rispetto al cuore sano. Esse, 
inoltre, conservano la capacità di differenziarsi anche quando isolate dal cuore sia murino che 
umano e, in vitro, sono in grado di dare origine a cardiomiociti, cellule muscolari lisce e cellule 
endoteliali (10).  
L’esistenza di cellule indifferenziate cardiache insieme alle difficoltà terapeutiche della 
cardiomiopatia ischemica cronica terminale, legate essenzialmente a complicanze immunologiche 
(19) e alla scarsa disponibilità di donatori, ha dato inizio alla ricerca di un’alternativa terapeutica al 
trapianto d’organo. Inizialmente la terapia cellulare, attraverso l’impiego di diverse linee cellulari 
staminali, come i mioblasti scheletrici (20), le cellule progenitrici endoteliali circolanti (EPC) (21), 
le CPC (15), le cellule staminali derivate dal midollo osseo (BMSCs) (22), i cardiomiociti fetali 
(23), le cellule staminali embrionali (ESC) e le cellule staminali pluripotenti indotte (iPSCs), si è 
rivelata promettente in modelli animali di cardiopatia ischemica, in quanto capace di rigenerare il 
miocardio. Le ESC, ottenute da cellule isolate dalla blastocisti e coltivate in vitro, rappresentano il 
tipo cellulare ideale in quanto presentano un’elevata capacità di differenziare in qualsiasi tipo 
cellulare (24), tuttavia l'impiego di tali cellule è complicato da problemi etici e dal rischio di 
formazione di teratomi (25). Un'alternativa interessante alle ESC sono le iPSCs, derivate da cellule 
adulte riprogrammate, tipicamente fibroblasti, e riportate ad uno stato pluripotente indifferenziato 
mediante l'inserimento di specifici geni (26). Dal momento che le cellule somatiche adulte vengono 
isolate dal paziente stesso non è necessaria una terapia immunosoppressiva, mentre persiste il 
rischio relativo alla tumorigenesi, poiché, una volta riprogrammate, si tratta di cellule pluripotenti 
(27). Tuttavia, studi in vivo hanno dimostrato che in seguito a somministrazione intramiocardica di 
cellule staminali in modelli animali di cardiopatia ischemica, la rigenerazione avviene solo in una 
ristretta regione del ventricolo, ai bordi della zona infartuata. Pertanto è possibile che la 
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rigenerazione del cuore sia limitata da fattori legati al microambiente in grado di inibire il 
differenziamento delle cellule progenitrici (28).  
Dal momento che le CPCs risiedono in vivo in aree anatomiche protette caratterizzate da basso 
stress emodinamico (29), dette “nicchie” sono stati sviluppati nuovi approcci terapeutici volti a 
stimolare la rigenerazione tissutale sostenuta da cellule staminali endogene o esogene, modulandone 
il differenziamento (30) in risposta a stimoli specifici provenienti dal microambiente (31).  
Attualmente, quindi, l’obiettivo della terapia con cellule staminali non è più ottenere semplicemente 
un differenziamento tessuto-specifico attraverso iniezione intramiocardica o transendocardica (32), 
o infusione endovenosa o intracoronarica (33), di cellule staminali, quanto piuttosto quello di 
ristabilire l’integrità tissutale ripristinando il microambiente e la componente cellulare, in modo da 
sostituire definitivamente il tessuto necrotico o cicatriziale con miocardio sano. 
1.3. Matrice extracellulare (ECM) 
Il microambiente e le diverse componenti che costituiscono l’ECM influenzano le caratteristiche 
biologiche dei tessuti e, di conseguenza, delle cellule staminali cardiache residenti. Pertanto è 
fondamentale considerare la composizione e le funzioni di tale matrice, prodotta in particolare da 
cellule del tessuto connettivo, tra cui i fibroblasti.  
L’ECM fondamentalmente è costituita da acqua, proteine, glicoproteine e polisaccaridi. Essa 
assicura un supporto strutturale e meccanico per le cellule nonché biochimico e biomeccanico, 
indispensabile per la morfogenesi, il differenziamento e l’omeostasi cellulare (34). Rappresenta, 
inoltre, un`importante riserva di fattori di crescita e di molecole bioattive, di cui modula la sintesi e 
regola la biodisponibilità. La matrice è un complesso sistema di interazioni dinamiche tra le stesse 
componenti della matrice e la superficie delle cellule residenti che le hanno prodotte, collegate tra 
loro da recettori transmembrana (35, 36). I principali recettori transmembrana che mediano il 
collegamento tra le proteine dell’ECM e le cellule sono le integrine, costituiti da due subunità 
glicoproteiche α e β, che si assemblano tra loro formando differenti tipi di integrine (37). Tali 
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recettori, attraverso un meccanismo conosciuto come “inside-out signalling” sono coinvolti nella 
trasduzione del segnale, regolazione dell’espressione genica, proliferazione, differenziamento, 
migrazione e morte cellulare (38). 
I principali componenti dell’ECM sono i glicosamminoglicani (GAG) e le proteine fibrose. Essi si 
organizzano in una struttura tridimensionale, che a sua volta può essere suddivisa in due importanti 
forme: la membrana basale, che separa l’epitelio dallo stroma circondante ed è costituita soprattutto 
da collagene IV, laminina ed eparansolfato, e la matrice interstiziale, che circonda le cellule 
fungendo da impalcatura strutturale per i tessuti ed è composta soprattutto da collagene I e 
fibronectina. 
I GAG sono costituiti da unità ripetute di disaccaridi unite con legami covalenti a specifiche 
proteine (core protein) per formare i proteoglicani (PG) (39). La componente polisaccaridica forma 
nei tessuti una sostanza gelatinosa, altamente idratata, resistente alle forze di compressione, in cui 
sono immerse le proteine fibrose e i PG possono inoltre regolare le attività delle proteine secrete, 
proteggendole dalla degradazione proteolitica, modulare la segnalazione chimica tra le cellule, 
legando i fattori di crescita e aumentandone o inibendone l’attività di segnalazione (40), controllare 
migrazione e proliferazione cellulare (41) e differenziamento durante la guarigione delle ferite e la 
crescita tumorale (42). 
Le proteine fibrose con funzioni strutturali, come collagene ed elastina (43), assicurano il supporto 
necessario alle cellule, mentre le proteine fibrose con funzioni adesive quali fibronectina (44), 
laminina (45), tenascina (46) e osteopontina (47) fungono da ligandi interagendo con i recettori 
presenti sulla superficie cellulare, favorendo l'interazione tra le cellule e l’ECM, e, quindi la 
trasduzione del segnale e la regolazione della trascrizione genica (48).  
Il collagene è la proteina fibrosa non solubile più abbondante della matrice nell’organismo umano 
(49). Esso è presente nel tessuto connettivo di tutti gli organi ed in particolare nei tendini e nella 
pelle ed è prodotto da fibroblasti, cellule endoteliali e cellule epiteliali (50). Tale proteina offre una 
grande resistenza alle forze di tensione e ricopre, allo stesso tempo, un importante ruolo nei processi 
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di adesione e migrazione cellulare (51). Finora sono stati identificati circa 30 tipi di collagene, che 
possono essere suddivisi in collageni non-fibrillari (IV, VI, VII, VIII, IX, X, XII, XIII, XIV) e in 
collageni fibrillari (I, II, III, V e XI), con gli ultimi che costituiscono un’impalcatura strutturale dei 
tessuti (52). 
L'elastina è una proteina strutturale presente nella maggior parte dei tessuti connettivi, ai quali 
garantisce elasticità e possibilità di deformarsi, quando sottoposti a tensioni meccaniche. Le fibre di 
elastina durano per tutta la vita dell’organo in cui sono depositate, infatti, nell’adulto, si ha 
formazione di nuove fibre di elastina soltanto in seguito ad un loro danneggiamento. Tale proteina è 
sintetizzata dai fibroblasti e dalle cellule muscolari lisce, in forma di tropoelastina, precursore 
solubile. Le molecole di tropoelastina, una volta secrete negli spazi intercellulari, subiscono un 
processo di aggregazione, trasformandosi in elastina, proteina altamente idrofoba ed insolubile. Le 
fibre di elastina rappresentano le strutture più lunghe dell'ECM, legate tra loro da legami covalenti e 
con una struttura simile a quella del collagene in quanto ricca di glicina e prolina (53).  
La fibronectina è prodotta sotto forma di dimero solubile e può presentarsi in forma plasmatica, che 
circola nel sangue, oppure come proteina cellulare. Il legame della fibronectina alle integrine, a 
livello della sequenza specifica RGD (Arg-Gly-Asp), è indispensabile affinché avvenga 
l’attivazione di tale proteina e la sua organizzazione in fibrille altamente insolubili, che 
garantiscono un microambiente dinamico per le cellule (54, 55). La fibronectina svolge un ruolo 
chiave nella migrazione, nel differenziamento e nell’adesione cellulare.  
La laminina è la glicoproteina più abbondante delle membrane basali; è un eterodimero cruciforme, 
di cui sono state finora descritte 15 differenti isoforme, formato da tre subunità, α, β e γ, avvolte 
l’una intorno alle altre, unite a livello di un dominio detto “ad α-elica”. La laminina è specializzata 
nella mediazione tra cellule e componenti dell’ECM e, attraverso tale interazione, interviene nel 
differenziamento, nella migrazione e nella sopravvivenza cellulare (56). E’ stato dimostrato che nel 
cuore umano adulto le laminine 1 e 2 proteggono le CPC dall’apoptosi mentre ne stimolano la 
migrazione e la proliferazione (57). 
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La tenascina è una glicoproteina, costituita da più catene polipeptidiche, che contiene siti di legame 
per le integrine, i PG e le altre proteine della matrice. Sono state identificate 5 isoforme di TN, 
indicate come TN-C, -R, -W, -X, -Y, che intervengono nei processi di migrazione, proliferazione ed 
adesione cellulare. In particolare la TN-C non espressa nei tessuti adulti normali (46), risulta 
fortemente espressa in caso di processi infiammatori, di riparazione e di rimodellamento tissutale e 
in stati patologici come il cancro della mammella.  
L'osteopontina (OPN) è una fosfoproteina glicosilata, sintetizzata da diversi tipi cellulari, tra cui 
fibroblasti ed osteoblasti. Essa svolge diverse funzioni, che includono il riassorbimento e la 
deposizione ossea, la modulazione della risposta immunitaria, la guarigione delle ferite, l'adesione e 
la sopravvivenza cellulare (47). Essa è inoltre coinvolta nella tumorigenesi, regolando la 
proliferazione cellulare, l'angiogenesi e la metastatizzazione (58). 
L’ECM è una struttura altamente dinamica, in quanto sottoposta ad un continuo rimodellamento 
garantito dall’azione di enzimi prodotti da fibroblasti, cellule epiteliali, cellule endoteliali e 
leucociti, le metalloproteinasi (MMP). Tali enzimi degradano la matrice e la rendono capace di 
adattarsi e rispondere ai meccanismi attivati in diverse condizioni fisiologiche e patologiche (59). 
L’espressione delle MMP è indotta da una varietà di citochine e fattori di crescita e la loro attività è 
controllata da inibitori endogeni delle metalloproteinasi (TIMP), prodotti da diversi tipi cellulari 
come fibroblasti (60), cellule muscolari lisce (61) e macrofagi (62). Essi inattivano le proteasi 
dell’ECM, per contrastare un’eccessiva degradazione della matrice, preservando così l’integrità 
tissutale (62). 
1.4. Microambiente miocardico 
La capacità delle cellule miocardiche di sintetizzare le componenti dell’ECM varia tra un tipo 
cellulare e l’altro: i fibroblasti sono i tipi cellulari predominanti nell’interstizio cardiaco (63, 64) e i 
principali responsabili della produzione di collagene di tipo I e III e di fibronectina, mentre i 
cardiomiociti producono il collagene di tipo IV e VI, la laminina e i proteoglicani. Sebbene nel 
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miocardio siano stati identificati sei tipi di collagene, i collageni I e III sono i più espressi, nonché i 
principali responsabili del mantenimento della struttura tissutale e delle proprietà visco-elastiche del 
miocardio (65), mentre il collagene di tipo VIII è espresso prevalentemente durante lo sviluppo 
cardiaco, intervenendo nella formazione delle valvole cardiache (66). La fibronectina svolge nel 
cuore un ruolo importante nel rinnovamento delle cellule staminali cardiache e nella preservazione 
del loro stato indifferenziato, mentre le laminine intervengono durante l’organogenesi cardiaca che, 
non procede in caso di assenza della laminina 1 (67), nell’organizzazione e nell’allineamento dei 
cardiomiociti nel cuore (68, 69). 
In condizioni fisiologiche, i fibroblasti cardiaci, sostengono l’omeostasi dell’ECM cardiaca. Essi 
sono definiti “cellule sentinelle” per la loro posizione strategica, in quanto vengono attivati in 
seguito a danno cardiaco e producono citochine e chemochine, che intervengono nel processo 
infiammatorio cardiaco (70). Durante il rimodellamento cardiaco, inoltre, si assiste ad un 
transdifferenziamento dei fibroblasti in miofibroblasti (71), che sebbene intervengano inizialmente 
nel processo riparativo, compromettono, successivamente, la funzionalità d’organo contribuendo 
all’espansione della cicatrice fibrotica (72). Infatti il processo riparativo può essere suddiviso in tre 
fasi, l’infiammatoria, la proliferativa e la maturativa (73). La fase infiammatoria ha inizio quando i 
leucociti invadono l’area infartuata, attratti da citochine e chemochine rilasciate dai cardiomiociti 
necrotici. Tali citochine attivano, inoltre, le MMPs, promuovendo la degradazione della matrice. 
Successivamente, durante la fase proliferativa, si ha la produzione di “segnali di arresto”, ovvero 
citochine inibitorie, come l’interleuchina 10 e il transforming growth factor (TGF)-β, che fermano 
la reazione infiammatoria e inducono l’attivazione dei TIMP (74, 75). I fibroblasti, intanto, 
stimolati dall’azione combinata del TGF-β1 e da un’aumentata tensione meccanica (76, 77) 
differenziano in miofibroblasti e sintetizzano abbondanti proteine dell’ECM nella zona infartuata. 
L’ultima fase, maturativa, è caratterizzata dalla formazione di legami crociati tra le fibre di 
collagene (78), che determinano la formazione di un’impalcatura extracellulare meno flessibile di 
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quella del miocardio sano e, quindi, conferiscono maggiore rigidità e resistenza meccanica alla 
cicatrice fibrosa (79). 
Durante il rimodellamento cardiaco il collagene è la proteina maggiormente prodotta, ma anche 
altre importanti proteine vengono sintetizzate in maggiore quantità, come la fibronectina, prodotta 
da macrofagi e fibroblasti durante la fase proliferativa ed è essenziale per il differenziamento dei 
fibroblasti in miofibroblasti. La laminina, invece, è responsabile dell’attivazione delle MMPs con il 
conseguente rilascio di peptidi ad elevato potere chemiotattico, che favoriscono il processo 
infiammatorio (80, 81). Infine l’induzione durante la fase proliferativa della sintesi di proteine, quali 
la tenascina-C, tenascina-X, trombospondina e osteopontina, regola gli eventi cellulari dinamici del 
riparo cardiaco. In particolare, la Tenascina-C, si dispone lungo i bordi della zona infartuata e 
facilita il rimodellamento tissutale (82, 83).  
1.5. Bioingegneria tissutale  
La bioingegneria tissutale è un settore multidisciplinare che, combinando i principi e i metodi della 
bioingegneria e delle scienze della vita, consente di creare sostituti biologici utili al ripristino 
organico e funzionale di un tessuto o di un organo (84).  
L’obiettivo della bioingegneria tissutale è quello di ottenere costrutti tridimensionali (scaffold) che 
possano integrarsi completamente con il tessuto ospite e svolgerne le stesse funzioni in vivo. E’, 
pertanto, indispensabile che tali scaffold posseggano le stesse proprietà fisiche, chimiche, 
biologiche e meccaniche dei tessuti nativi e devono essere biocompatibili e biodegradabili, ovvero i 
prodotti derivati dalla loro degradazione non devono essere tossici né devono indurre risposta 
infiammatoria. In tal modo, tali tessuti bioingegnerizzati possono guidare il differenziamento delle 
cellule staminali residenti o integrate nello scaffold stesso verso le specifiche linee di interesse (85). 
Infatti, gli scaffold possono essere utilizzati come patch cardiaci impiantati soltanto come 
piattaforma ottimale per intensificare il reclutamento ed il differenziamento delle CPC residenti, 
grazie alla presenza di molecole bioattive, come i componenti dell’ECM e i fattori di crescita (86). 
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In alternativa, essi possono essere ripopolati in vitro prima dell’impianto in vivo per fornire un 
substrato tridimensionale che possa, al contempo, mimare l’ECM nativa e supportare la 
rigenerazione del tessuto danneggiato (87).  
Gli scaffold per l’ingegneria tissutale possono essere ottenuti a partire da polimeri sintetici o da 
materiali naturali.  
1.5.a Scaffold prodotti con polimeri sintetici  
I biomateriali sintetici sono ampiamente utilizzati nella rigenerazione tissutale in quanto sono 
materiali altamente riproducibili e con proprietà fisiche modulabili. Tuttavia, sebbene 
biodegradabili e biocompatibili, essi inducono inevitabilmente una risposta immunitaria, mostrano 
spesso ridotta interazione con le cellule e l’ambiente biologico, per cui stimolano generalmente una 
scarsa risposta cellulare (86). 
I polimeri sintetici biodegradabili più conosciuti ed utilizzati derivano dalla polimerizzazione 
dell’acido glicolico (PGA) e dell’acido lattico (PLA) (88). Si tratta di poliesteri alifatici 
biodegradabili e biocompatibili, utilizzati prevalentemente nell’ingegnerizzazione dei tessuti 
cardiovascolari, il primo, (89) o come scaffold nei tessuti osteo-articolari ingegnerizzati, il PLA 
(90). Tra gli idrogeli sintetici, quello maggiormente studiato per l'ingegneria tissutale è il glicole 
polietilenico (PEG) (91), impiegato nell'ingegnerizzazione del tessuto adiposo, oppure nell'aumento 
dei tessuti molli (92).  
Per quanto riguarda la bioingegnerizzazione tissutale cardiaca, i polimeri elastomerici, come i 
poliuretani (PU), risultano i materiali più appropriati, per la possibilità di modularne le 
caratteristiche meccaniche e per la loro buona processabilità, biocompatibilità e biodegradabilità. 
Inoltre i PU sono in grado di resistere alle forze di deformazione dovute alla contrattilità miocardica 
e di ovviare al problema della rigidità dello scaffold (93). 
Tuttavia gli scaffold da impiegare nella rigenerazione del miocardio dovrebbero riprodurre non solo 
le caratteristiche meccaniche e l’organizzazione strutturale del miocardio nativo, ma garantire anche 
un adeguato apporto di ossigeno e nutrienti, nonché presentare proprietà biologiche simili a quelle 
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del microambiente cardiaco. Pertanto, fondamentale è la scelta del materiale da utilizzare, ma è di 
primaria importanza anche l’architettura dello scaffold, e la scelta delle molecole bioattive con cui 
funzionalizzare il costrutto, dal momento che frammenti di proteine dell’ECM, fattori di adesione e 
fattori di crescita, attivano e modulano il processo di proliferazione e di differenziamento cellulare.  
1.5.b Scaffold prodotti con polimeri naturali 
Generalmente i polimeri naturali sono altamente biocompatibili, innescano in vivo una debole 
risposta infiammatoria e favoriscono l’adesione, la proliferazione ed il differenziamento cellulare. 
Tra i diversi biomaterali impiegati per la creazione di scaffold naturali i più utilizzati sono il 
collagene, la fibrina e il chitosan. Tra questi il collagene, in quanto proteina strutturale 
fondamentale dell’ECM dei tessuti connettivi, è stato il primo ad essere studiato (94, 95). Scaffold a 
base di collagene naturale sono stati impiegati sotto forma di soluzioni iniettabili, medicamenti ed 
innesti cutanei (96). Tuttavia, nonostante i molteplici vantaggi del collagene, tra cui 
biodegradabilità, biocompatibilità e multifunzionalità, la sua capacità di evocare una risposta 
immunitaria ne ha notevolmente ridotto l’impiego clinico (97). La fibrina, componente 
fondamentale del sangue responsabile del processo emostatico, può essere ricavata dal plasma 
autologo e presenta un alto potenziale nella rigenerazione dei tessuti, nella guarigione delle ferite e 
soprattutto nella neovascolarizzazione. La fibrina è anche disponibile in commercio, come gel 
iniettabile o microsfere ingegnerizzate, e può essere iniettata direttamente nella regione anatomica 
di interesse (98). Poiché biocompatibile, biodegradabile e molto maneggevole è diventata molto 
popolare negli ultimi anni l’impiego di gel di fibrina nei tessuti ingegnerizzati, sia in studi in vitro, 
per la coltura di diversi tipi cellulari, di cui stimolano adesione, proliferazione e differenziamento 
(99-101), che in vivo (102). Un altro polimero naturale, e precisamente un polisaccaride con 
struttura simile ai GAG, utilizzato in bioingegneria tissutale, è il chitosan (103, 104). Quest’ultimo, 
dapprima impiegato in medicina rigenerativa per la riparazione ossea e del derma, è stato 
successivamente utilizzato, in combinazione con il collagene, anche nella rigenerazione del 
miocardio (97).  
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1.5.c Scaffold biologici 
Dal momento che, in vivo, le cellule sono accolte in un microambiente altamente specializzato, 
tessuto specifico e dinamico, lo scaffold ideale dovrebbe presentare caratteristiche biologiche e 
meccaniche quanto più possibile simili all’ECM nativa (105). L’ambizioso obiettivo che si sta 
perseguendo in ingegneria tissutale cardiaca consiste nella ricostruzione del compartimento 
extracellulare dei tessuti danneggiati mediante scaffold biologici tridimensionali, utilizzando la 
matrice extracellulare decellularizzata. Per decellularizzazione di un tessuto o di un organo si 
intende la completa rimozione della componente cellulare con l’intento di ottenere un’impalcatura 
extracellulare preservata. Il vantaggio di questo approccio sta nella possibilità di ottenere scaffold di 
natura allogenica o xenogenica che possano essere ricellularizzati con cellule autologhe (106). 
L’impiego di matrici extracellulari, ottenute dalla decellularizzazione di tessuti allogenici e 
xenogenici è sempre più frequente nella medicina rigenerativa e nelle strategie di ingegnerizzazione 
tissutale, come nel caso di impianti di valvole cardiache (107, 108), vasi sanguigni (109), cute 
(110), nervi (111, 112), muscolo scheletrico (113), tendini (114), legamenti (115), sottomucosa 
intestinale (116, 117), vescica (118, 119) e fegato (120). Recenti applicazioni prevedono perfino 
l’utilizzo di scaffold ottenuti dalla decellularizzazione di interi organi (121-125). L’efficacia di un 
metodo di decellularizzazione dipende da molti fattori, tra cui la cellularità, la densità, il contenuto 
di lipidi e lo spessore del tessuto o organo di partenza.  
Finora sono stati utilizzati numerosi metodi di decellularizzazione, che vengono essenzialmente 
classificati come chimici, enzimatici o fisici (Tab. 1) (125).  
Tra quelli chimici si distinguono detergenti ionici, non-ionici e zwitterionici, che solubilizzano le 
membrane cellulari, dissociano il DNA dalle proteine e sono efficaci nel rimuovere la componente 
cellulare dal tessuto. Tra gli agenti chimici più utilizzati vanno menzionati il sodio dodecilsolfato 
(SDS) (126), detergente ionico, il Triton X-100 (126), non-ionico, gli alcool, come l’isopropanolo, 
l’etanolo ed il metanolo (127). Gli enzimi più spesso impiegati comprendono nucleasi, tripsina, 
collagenasi, lipasi, termolisina ed α-galattosidasi (128). L'esposizione dei tessuti a forze fisiche o a 
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cicli di congelamento-scongelamento rappresentano metodi fisici di decellularizzazione, da 
utilizzare in alternativa o in combinazione con quelli chimici.  
Tuttavia tutti i metodi menzionati causano danni più o meno importanti a componenti dell’ECM, 
alterandone composizione e, di conseguenza, funzione. Infine, per evitare contaminazioni 
microbiche prima dell’impiego in vitro e, ancor più, dell’impianto in vivo, è fondamentale 
sterilizzare gli scaffold biologici decellularizzati mediante antibiotici ed antimicotici, quali 
penicillina, streptomicina ed amfotericina B.  
  
19 
 
2. Scopo dello studio  
L’incidenza di malattie cardiovascolari nel mondo occidentale, il conseguente peso che i pazienti 
affetti comportano sulla spesa sanitaria, insieme alle difficoltà legate alle opzioni terapeutiche 
attualmente disponibili, hanno imposto la ricerca di strategie d’intervento avanzate e volte, 
soprattutto, alla cura più che al trattamento sintomatico della cardiopatia ischemica e delle sue 
complicanze. 
Con la scoperta della presenza di cellule primitive cardiache, in grado di mantenere il fisiologico 
turn-over cellulare, la terapia cellulare della cardiopatia ischemica si è prepotentemente proposta 
quale opzione terapeutica in grado di ripristinare l’integrità e, quindi, la funzione del miocardio 
infartuato. Tuttavia, nonostante l’entusiasmo iniziale suscitato da numerosi studi pre-clinici, la 
promessa di rigenerare il miocardio attraverso la terapia cellulare non è stata mantenuta nei vari 
trials clinici approvati. Tale insuccesso è senz’altro, in buona parte, legato a cambiamenti del 
microambiente miocardico che si verificano in corso di cardiomiopatia ischemica e che si 
consolidano e complicano in caso di malattia cronica e che non vengono modificati con la terapia 
cellulare. 
Pertanto, sempre perseguendo l’obiettivo di riparare ai danni causati al miocardio dall’insulto 
ischemico, la terapia cellulare cardiaca si è evoluta verso la medicina rigenerativa cardiaca. 
Quest’ultima si avvale di interventi multidisciplinari che coinvolgono biologi, biotecnologi, 
bioingegneri e medici, con il fine ultimo, comune, di ricreare il miocardio umano nella sua 
componente cellulare ed extra-cellulare.  
In quest’ottica, l'obiettivo del presente studio è costruire uno scaffold tridimensionale 
bioingegnerizzato che possegga le proprietà fisiche, chimiche e biologiche del miocardio, sì da 
poter essere impiegato in medicina rigenerativa per riparare il miocardio infartuato.  
In particolare, dal momento che è indispensabile ripristinare sia la componente cellulare che quella 
extracellulare, ho allestito e ripopolato con cellule primitive cardiache scaffold sintetici e naturali 
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per poi valutarne gli effetti su sopravvivenza, capacità di attecchire e differenziamento delle cellule 
primitive cardiache. L’importanza di confrontare scaffold sintetici, ottenuti per prototipazione di 
biomateriali, con scaffold biologici, ottenuti per decellularizzazione del miocardio umano e allestiti 
come patch o come forma iniettabile, risiede nella necessità di definire il costrutto tridimensionale 
ideale. Infatti, mentre i biomateriali possono essere facilmente modificati e progettati nella loro 
composizione ed architettura per soddisfare parametri fisici, reologici e chimici, essi non 
posseggono alcuna attività biologica. A tale inconveniente si può ovviare incorporando molecole 
bioattive nel costrutto, ma in nessun caso è possibile ripristinare la serie, unica e caratteristica, di 
segnali extracellulari di un tessuto naturale. Di conseguenza, un tessuto decellularizzato, 
conservando la composizione del microambiente nativo con cui le cellule interagiscono, conserva 
anche i segnali che esse ricevono, ma, d’altro canto, conserva anche le proprietà fisiche, che non 
possono essere modificate. Inoltre, gli agenti chimici utilizzati per la decellularizzazione, in modo 
più o meno importante, possono depauperare la matrice di alcune componenti, come i fattori di 
crescita. E’, quindi, fondamentale individuare il metodo di decellularizzazione più efficace e più 
conservativo per il tessuto di interesse per mantenerne la composizione, sempre considerando che le 
proprietà meccaniche resteranno immodificate. Pertanto, per poter procedere correttamente nel 
confronto tra scaffold sintetici e naturali, ho dapprima selezionato il protocollo di 
decellularizzazione più efficace per il miocardio umano e caratterizzato le matrici decellularizzate 
ottenute, per poi rapportarle ai costrutti sintetici. 
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3. Materiali e metodi 
3.1. Pazienti 
Frammenti di ventricolo sinistro sono stati ottenuti da cuori umani adulti espiantati per insufficienza 
cardiaca post-ischemica allo stadio terminale (n=22, età media 55.8±3.1 anni, 16 maschi, 6 
femmine, frazione d'eiezione media 25±1%). I campioni sono stati ottenuti in modo anonimo e con 
il consenso informato dei pazienti. Tutte le procedure sperimentali sono state condotte in conformità 
con i principi delineati nella dichiarazione di Helsinki. In particolare i frammenti tissutali sono stati 
sminuzzati e sottoposti a digestione enzimatica per l'allestimento della coltura primaria. Altri 
frammenti sono stati congelati a -80°C in RNA later (Ambion, ThermoFisher Scientific, USA) e a 
secco, rispettivamente per l'estrazione degli acidi nucleici e il taglio al criostato. Le sezioni così 
ottenute sono state sottoposte a diversi protocolli di decellularizzazione.  
3.2. Allestimento di scaffold  
3.2.1. Scaffold sintetici 
Gli scaffold biomimetici, progettati per la terapia a base di cellule staminali per la rigenerazione in 
situ del miocardio infartuato, sono stati fabbricati tramite tecniche di prototipazione rapida (RP), a 
partire da polimeri sintetici degradabili e biocompatibili, con una geometria in grado di assicurare 
un corretto apporto di ossigeno e nutrienti alle CPC. Gli scaffold sintetici sono stati appositamente 
realizzati da ricercatori dell’Università Campus Bio-medico di Roma in collaborazione con il 
Dipartimento di Meccanica del Politecnico di Torino nell’ambito del progetto “Materiali 
bioartificiali e scaffold biomimetici per la terapia a base di cellule staminali nella rigenerazione del 
miocardio (STARIGEN)”.  
In particolare è stato sintetizzato un poliuretano termoplastico KBC2000 a base di Policaprolattone, 
1,4-butandiisocianato ed estere etilico della lisina. 
Per la realizzazione degli scaffold è stato utilizzato un dispositivo di stampa 3D in dotazione presso 
l’Università “Campus Biomedico” di Roma.  
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Per lo studio sono stati utilizzati scaffold funzionalizzati con laminina o con gelatina. La tecnica di 
funzionalizzazione prevede una pre-funzionalizzazione tramite plasma ad Ar/Acido Acrilico, 
seguita dal grafting covalente di laminina-1 o gelatina, utilizzando la chimica delle carbodiimidi.  
3.2.2. Scaffold biologici di matrice decellularizzata 
a) Sezioni di matrice decellularizzata 
Frammenti di ventricolo sinistro sono stati congelati e tagliati al criostato, al fine di ottenere sezioni 
di miocardio dello spessore di 300 μm. Le sezioni così ottenute sono state decellularizzate allo 
scopo di ottenere scaffold tridimensionali da ripopolare con cellule primitive o di allestire idrogeli 
tridimensionali di matrice e fibrina. 
La decellularizzazione è stata eseguita secondo 4 diversi protocolli sperimentali precedentemente 
descritti, al fine di individuare quello più efficiente per il miocardio umano. 
Il primo protocollo testato, in accordo con quanto riportato da Oberwallner (126), è della durata di 
due giorni e prevede l’utilizzo di una soluzione di TRIS (10mM) ed EDTA (0,1%) a pH 7.4, quindi 
di un trattamento in SDS alla concentrazione dello 0,5%, seguito da un'incubazione in FBS al 12% 
per rimuovere i residui di acidi nucleici (127). Sia dopo il trattamento con SDS che dopo 
l’incubazione con FBS, le sezioni sono state lavate in PBS, secondo quanto riportato nella Tabella 
2. Con il secondo protocollo, seguendo quanto descritto da Godier-Furnèmont (128), nel corso di 
due giorni, le sezioni di miocardio sono state decellularizzate utilizzando una soluzione di TRIS 
(10mM) ed EDTA (0,1%) a pH 7.4, quindi SDS alla concentrazione dello 0,5% e un lavaggio 
overnight in PBS. Per ottenere una rimozione completa degli acidi nucleici, in questo caso, è 
prevista un’incubazione in DNasi (50UI/ml) e RNasi (1UI/ml) e un secondo lavaggio overnight in 
HBSS al 10% (Tab.2). 
Il terzo protocollo testato, descritto da Mirsadraee (129), prevedeva il susseguirsi, nell’arco di tre 
giorni, di un trattamento con una soluzione di EDTA allo 0,1% w/V contenente inibitori delle 
proteasi (aprotinina, 10 KIU/ml), una prima incubazione con buffer ipotonico (TRIS-HCl 10mM, 
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pH8.0), quindi una in SDS allo 0,1%, seguita da un lavaggio in PBS, e un’ultima incubazione con 
DNasi (50UI/ml) e RNasi (1UI/ml) (Tab.2). 
Con il quarto ed ultimo protocollo, secondo quanto riportato da Ott (130), dopo un trattamento 
iniziale con SDS all’1% e un’incubazione con Triton-X100 all'1%, la procedura di 
decellularizzazione veniva completata da un lavaggio in PBS contenente streptomicina e penicillina 
(100UI/ml) (Tab.2) .   
Nell’esecuzione di ciascun protocollo sono state rispettate le condizioni sperimentali descritte dai 
rispettivi Autori.  
Al termine della decellularizzazione alcune sezioni sono state fissate in formalina, incluse in 
paraffina e tagliate al microtomo per le successive analisi istochimiche ed immunoistochimiche, 
altre sezioni decellularizzate sono state in parte congelate in RNA later per l'estrazione degli acidi 
nucleici e a secco per l'estrazione proteica ed in parte sono state liofilizzate e solubilizzate. Inoltre 
altre sezioni ancora sono state poste su piastre di coltura da 35mm, sterilizzate e utilizzate come 
supporto per la coltura cellulare. 
b) Idrogeli matrice-fibrina  
Dopo liofilizzazione overnight, le sezioni sono state solubilizzate in una soluzione di pepsina 
(Sigma-Aldrich, USA) in HCl 0.1M (1 mg di pepsina/ml di HCl) (Sigma-Aldrich), in agitazione a 
37°C, utilizzando 1ml di soluzione per 10mg di tessuto, in accordo con quanto riportato in 
letteratura (101). Completata la solubilizzazione, la soluzione è stata neutralizzata con NaOH 1N 
(Sigma-Aldrich) per inattivare la pepsina.  
Sono stati  realizzati diversi gel di matrice e fibrina, utilizzando sia una preparato iniettabile 
disponibile in commercio (TISSEEL, Baxter, USA), che una fibrina prodotta in laboratorio a partire 
da fibrinogeno (Sigma-Aldrich) e trombina (Sigma-Aldrich). In particolare, i gel sono stati allestiti 
in chamber slides da 8 pozzetti (Nunc, ThermoScientific, USA) in modo da testare rapporti 
matrice:fibrina di 1:1, 1:2, 1:3, 1:4, o di 4:1, per entrambe le preparazioni (fig.9). 
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3.3. Caratterizzazione degli scaffold  
3.3.1. Scaffold sintetici 
In collaborazione con il Dipartimento di Ingegneria Meccanica e Aerospaziale del Politecnico di 
Torino, sono stati effettuati studi reologici sul poliuretano termoplastico KBC2000, per riprodurre le 
condizioni di stress termo-meccanico del processo di prototipazione rapida, analizzando: 
- la transizione di fase (sol-gel) all’aumentare della temperatura;  
- la viscosità in funzione della velocità di taglio a varie temperature; 
- le proprietà viscoelastiche; 
- lo sforzo di soglia, rappresentato dal minimo sforzo necessario per indurre il flusso, nell’estrusione 
dei polimeri; 
- la stabilità del gel durante l’estrusione in condizioni isoterme; 
- la viscosità in funzione del tempo, dopo l’applicazione di uno sforzo di taglio. 
Gli scaffold sintetizzati, inoltre, sono stati sottoposti ad una sollecitazione dinamica ciclica 
mediante un bioreattore (bioreattore Mutitrack). A tal fine, il bioreattore è stato munito di 
afferraggi, adatti a fornire agli scaffold deformazioni cicliche uniassiali simil-fisiologiche, per 
valutarne la resistenza meccanica con direzione di applicazione dello sforzo sia parallela all’asse 
longitudinale delle fibre, sia inclinata di 45° rispetto a tale asse. 
3.3.2. Scaffold biologici 
a) Analisi dell’efficacia della decellularizzazione 
Estrazione e quantizzazione del DNA 
Il DNA genomico è stato estratto da sezioni di miocardio, native e decellularizzate secondo i diversi 
protocolli, utilizzando il kit AllPrep DNA/RNA Mini (QIAGEN, Germania), in accordo con il 
protocollo fornito  dalla ditta produttrice.  
L’acido nucleico è stato quindi quantizzato mediante spettrofotometro NanoDrop 1000 
(ThermoScientific GE Healthcare Life Sciences, Regno Unito) ed è stata eseguita una valutazione 
qualitativa dello stesso mediante elettroforesi su gel di agarosio con etidio bromuro. 
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Analisi istochimica 
Le sezioni di miocardio decellularizzato secondo i diversi protocolli e fissate in formalina 
tamponata al 10%, sono state successivamente lavate in acqua, disidratate secondo una scala 
ascendente di alcool etilico ed incluse in paraffina. I campioni così inclusi sono stati tagliati al 
microtomo in sezioni dello spessore di 5 µm e montate su vetrini polilisinati. Per valutare il grado di 
decellularizzazione e la morfologia le sezioni sono state sparaffinate, reidratate e colorate con un kit 
di colorazione rapida con Ematossilina ed Eosina (Bio-Optica, Italia), seguendo le indicazioni 
fornite dalla casa produttrice. L’osservazione è avvenuta mediante un microscopio Leica 
DM2000LED, equipaggiato con una fotocamera digitale Leica ICC50 HD (Leica Microsystems, 
Germania). 
b) Analisi della composizione della matrice decellularizzata 
Analisi quantitativa di Collagene e GAG 
Per valutare la composizione dell’ECM decellularizzata, sono stati quantizzati mediante saggi 
colorimetrici, utilizzando in ciascun saggio 20 mg di tessuto decellularizzato mediante i diversi 
protocolli, il Collagene (Sircol Collagen Assay, Biocolor Life Science Assays, Regno Unito) e i 
GAG (Sulfated Glycosaminoglycan Assay, Biocolor Life Science Assays), seguendo il protocollo 
del fornitore.  
Estrazione proteica ed array per fattori di crescita 
Per valutare la presenza dei fattori di crescita nelle matrici decellularizzate, ottenute mediante i 
diversi protocolli, sono stati utilizzati specifici microarray disponibili in commercio (Human 
Growth Factor Antibody Array C1, RayBiotech, USA). 200 mg di ciascun campione, per ciascuna 
matrice decellularizzata con i diversi protocolli, sono stati omogenizzati in 500 µl di buffer di lisi 
(Tris-HCl pH 7.4 50mM, EDTA 5mM, NaCl 250mM, Triton-X100 0.1%, DTT 0.01M, PMSF 0,2 
mM, Protease inhibitor 1X) e successivamente incubati a 4°C per 30 minuti. In seguito tutti i 
campioni sono stati centrifugati a 14.000 rpm per 30 minuti a +4°C e sono stati prelevati i surnatanti 
contenenti gli estratti proteici totali. La concentrazione proteica è stata poi determinata attraverso il 
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metodo di Bradford, usando come standard l’albumina di siero bovino. Successivamente 60 µg di 
ciascun campione sono stati utilizzati per l’ibridazione  delle membrane, seguendo il protocollo 
fornito dalla ditta produttrice. Il segnale è stato visualizzato mediante autoradiografia, utilizzando 
una soluzione chemiluminescente (Chemiluminescent HRP substrate, Millipore, USA) e lastre 
autoradiografiche (Fujifilm, Giappone).  
Analisi istochimica 
Per valutare la presenza di fibre elastiche, collagene e glicoproteine, vetrini polilisinati allestiti con 
sezioni di miocardio decellularizzato come precentemente descritto (3.3.2.a - Analisi Istochimica) 
sono state sparaffinate, reidratate e colorate con kit di colorazione per la Tricromica secondo 
Masson (Bio-Optica), la Tricromica secondo Gomori (Bio-Optica), il Rosso Sirio Picrato (Bio-
Optica), la reazione di PAS secondo le modifiche di Morel-Maronger (Bio-optica). La colorazione è 
stata eseguita seguendo il protocollo fornito dal produttore. 
L’osservazione è avvenuta mediante un microscopio Leica DM2000LED, equipaggiato con una 
fotocamera digitale Leica ICC50 HD (Leica Microsystems). 
3.4. Isolamento e coltura delle CPC 
Le cellule primitive cardiache sono state isolate come descritto in Freshney RI. “Culture of animal 
cells” (131), con opportune modifiche. Brevemente, i frammenti tissutali sono stati sminuzzati e 
successivamente digeriti incubandoli con tripsina-EDTA allo 0,25% e collagenasi II (Sigma-
Aldrich) allo 0,1% (w/v). I cardiomiociti sono stati rimossi mediante centrifugazione a bassa 
velocità e, successivamente, il sovranatante è stato fatto passare altraverso filtri di 40 µm (BD 
Falcon, USA). Le cellule così ottenute sono state piastrate in mezzo DMEM/F12 (Sigma-Aldrich), 
arricchito con siero fetale bovino al 10% (Invitrogen, USA), glutatione (0,2 mM, Sigma-Aldrich), 
bFGF (Peprotech, USA), penicillina e streptomicina (LifeTechnologies, Regno Unito).  
Una volta raggiunta la confluenza di circa il 75%, le cellule sono state staccate con tripsina-EDTA 
allo 0,25% e sono state isolate le cellule CD117-positive dai fibroblasti. 
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La separazione delle CPC è avvenuta mediante selezione immunomagnetica (Miltenyi Biotec, 
Germania). In particolare, i fibroblasti sono stati rimossi mediante selezione positiva con particelle 
magnetiche anti-fibroblasti; essi sono stati fatti passare attraverso colonne poste in un campo 
magnetico e, successivamente, la frazione cellulare negativa è stata incubata con  anticorpi diretti 
contro CD117 coniugati a  particelle magnetiche. Le cellule CD117-positive, isolate e purificate, 
sono state piastrate ad una densità di circa 4x10
3 
cellule/cm
2
 in mezzo DMEM/F12 con  10% FBS 
(Sigma-Aldrich), FGFb (Peprotech), glutatione (Sigma-Aldrich) e penicillina-streptomicina (Life 
Technologies). Le cellule CD117-positive, tra il primo e il secondo passaggio, sono state utilizzate 
per la caratterizzazione e gli esperimenti successivi 
3.5. Realizzazione di scaffold tridimensionali cellularizzati 
3.5.1. Scaffold sintetici 
Le  CPC  sono state messe in coltura per 7, 14 e 21 giorni su scaffold in poliuretano nudo e su 
scaffold funzionalizzati con laminina-1 e gelatina (diametro 6mm), precedentemente sterilizzati 
mediante esposizione agli UV per 40 minuti. Inoltre, sono state utilizzate come controllo CPC in 
coltura su piastre da 35 mm non rivestite. I costrutti sono stati osservati mediante un microscopio a 
contrasto di fase invertito CKX41 (Olympus, Giappone), dotato di una fotocamera digitale (Color 
ViewIIIu Soft Imaging System). 
3.5.2. Scaffold biologici 
Le sezioni di matrice decellularizzata sono state disposte su piastre petri da 35 mm di diametro (BD 
Falcon), sterilizzate mediante esposizione a raggi UV per 40 minuti e successivamente idratate con 
mezzo DMEM/F12 (Sigma-Aldrich, USA) per 3 giorni. Le CPC sono state seminate sulle sezioni 
decellularizzate secondo i 4 protocolli sperimentali, alla densità di 5x10
5
 cellule/piastra. 
Scaffold biologici cellularizzati sono stati allestiti incorporando le CPC durante il processo di 
gelificazione dei gel di fibrina e matrice o mettendole in coltura sulla superficie degli stessi, ad una 
densità di 10
5
 cellule/0,75cm
2
. 
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3.6. Estrazione dell’RNA e analisi del differenziamento delle CPC sugli scaffold 
3.6.1 Sintetici 
L'RNA totale è stato estratto dalle CPC  seminate su piastre di controllo e su scaffold in poliuretano, 
con e senza funzionalizzazione, utilizzando il kit RNeasy Micro (QIAGEN), come da protocollo. 
L'RNA isolato è stato quantizzato mediante Nanodrop1000. Quindi 100 ng di RNA di ciascun 
campione, sono stati retrotrascritti in cDNA con il QuantiTectReverse Trascription kit (QIAGEN), 
seguendo il protocollo fornito dalla ditta produttrice. 
Per valutare l’espressione genica è stato utilizzato il QuantiFast SYBR Green PCR Kit (QIAGEN), 
allestendo miscele di reazione da 25 μl in triplicato per ciascun campione. Nello specifico sono stati 
utilizzati QuantiTect Primer Assays (QIAGEN) per i geni riportati in Tabella 3. 
L’indagine di Real-Time PCR è stata condotta tramite l’impiego di un termociclatore con sistema di 
acquisizione Mastercycler  ep realplex
4 
S (Eppendorf, Germany). 
A PCR completata sono state effettuate le curve di melting per valutare la specificità e la purezza 
dei prodotti di amplificazione. 
La variazione dell’espressione genica in ciascun campione, rispetto al controllo, è stata calcolata 
applicando il metodo del 2
-∆∆Ct
, utilizzando come normalizzatore interno il gene housekeeping 
GAPDH. 
3.6.2. Biologici 
Dopo 7 giorni di coltura, le CPC sono state staccate dalle sezioni decellularizzate con 
tripsina/EDTA allo 0,25%. L'RNA totale è stato estratto e successivamente retrotrascritto in cDNA 
con gli stessi metodi descritti nel paragrafo 3.6.1. 
L’espressione di geni coinvolti nel differenziamento cardiaco è stata valutata mediante real-time 
PCR, usando il  kit Real MasterMix SYBR ROX (5 PRIME, Germania). Sono state allestite miscele 
di reazione da 25 µl in triplicato per ciascun campione. Per l’amplificazione è stato utilizzato il 
termociclatore con sistema di acquisizione Mastercycler  ep realplex
4 
S (Eppendorf).  
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I primers impiegati nello studio sono stati costruiti utilizzando il software Primer3 disponibile on-
line (http://frodo.wi.mit.edu/cgibin/primer3/primer3_www.cgi) a partire dalla CDS (coding 
sequence) dell’RNA messaggero maturo depositata in GeneBank.  
I primers costruiti sono stati testati mediante PCR classica per la loro specificità nell’amplificare il 
tratto di interesse e poi in Real-Time PCR per verificarne l’efficienza. Le sequenze dei primers 
impiegati sono riportate in Tabella 4. 
L’analisi dell’espressione genica è stata eseguita come riportato nel paragrafo 3.6.1. 
3.7. Analisi istologica degli idrogeli matrice-fibrina  
I gel di matrice-fibrina, con e senza le cellule, sono stati fissati in formalina tamponata al 10%, e 
successivamente processati, come precedentemente descritto.  
Le sezioni dello spessore di 5 µm ottenute al microtomo sono state colorate con un kit di 
colorazione rapida con Ematossilina ed Eosina (Bio-Optica), seguendo le indicazioni fornite dalla 
casa produttrice. L’osservazione è avvenuta mediante un microscopio Leica DM2000LED, 
equipaggiato con una fotocamera digitale Leica ICC50 HD (Leica Microsystems). 
3.8. Analisi statistica dei dati 
L’analisi statistica dei dati provenienti dal confronto di due gruppi è stata effettuata mediante test-t 
Student, mentre per il confronto di gruppi multipli è stato utilizzato il test-t di Student con la 
correzione di Bonferroni. Le differenze sono state considerate significative con valori di p inferiori 
o uguali a 0,05.  
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4. Risultati 
4.1. Scaffold sintetici 
4.1.1. Caratterizzazione degli scaffold 
Il poliuretano KBC2000 ha mostrato buone caratteristiche di riproducibilità chimico-strutturale. 
Dalle analisi calorimetriche è emerso che il KBC2000 si presenta allo stato fuso ad una temperatura 
superiore ai 154°C. Ciò ha permesso di scegliere la temperatura di 155°C come quella ottimale per 
la fabbricazione di scaffold con geometria quadrata, controllata e riproducibile. In particolare, sono 
stati allestiti scaffold a doppio strato, con fibre del diametro di 150 µm e spaziatura di 500 µm, 
orientate di 90° per ciascuno strato, garantendo una porosità >70%.  
I costrutti sono stati caratterizzati per le loro proprietà fisico-chimiche (ad es. analisi FTIR-ATR, 
XPS, angolo di contatto, etc.) e tali caratterizzazioni hanno evidenziato che anche la 
funzionalizzazione con proteine laminina-1 o gelatina è avvenuta con successo. 
4.1.2. Effetti sulle CPC 
Le CPC aderiscono alla superficie di tutti gli scaffold, ma, in particolare, su quelli funzionalizzati 
con laminina-1 si distribuiscono sia negli spazi tra le trabecole che lungo le trabecole stesse.  
Dall’analisi dei livelli di espressione dei marcatori del differenziamento verso le tre linee cellulari 
cardiache è emerso che la funzionalizzazione con laminina-1 stimola significativamente il 
differenziamento delle CPC verso la linea cellulare dei cardiomiociti. Dopo 7 giorni di coltura, si 
assiste ad un aumento dell’espressione dei marcatori dei progenitori dei cardiomiociti, Nkx2.5 
(1,29±0,14) e Mef2C (2,14±0,48), e della proteina citoplasmatica tipica dei precursori della stessa 
popolazione cellulare, l’actina α-sarcomerica (2,06±0,16), rispetto alle cellule cresciute in adesione 
su petri. Tale fenomeno è stato osservato anche dopo 14 giorni di coltura, con un aumento 
dell’espressione dell’actina α-sarcomerica (5,41±0,59) nelle cellule coltivate sugli scaffold 
funzionalizzati con laminina-1, rispetto alle cellule di controllo (Fig.1). 
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4.2 Scaffold biologici 
4.2.1. Caratterizzazione degli scaffold 
Il contenuto di DNA, estratto dalle matrici decellularizzate con i diversi protocolli, dal primo al 
quarto, è risultato rispettivamente di 46,33+5,3 ng/mg, 9+2,1 ng/mg, 96,7+12,2 ng/mg e 17,33+2,22 
ng/mg (Fig.2).  
Dalle colorazioni istologiche con ematossilina/eosina è emerso che i protocolli 2 e 4 garantiscono 
una maggiore efficienza di decellularizzazione (Fig. 3, colonna A). Mentre la tricromica secondo 
Masson evidenzia, nelle sezioni decellularizzate con il protocollo 3, la presenza di porzioni di 
sarcoplasma di cardiomiociti, indice di una decellularizzazione incompleta (Fig. 3 colonna B). La 
colorazione con Rosso Sirio Picrato, la tricromica secondo Gomori e la PAS reazione dimostrano, 
rispettivamente, e per le sezioni ottenute con tutti e quattro i protocolli, la conservazione del 
collagene (Fig. 3, colonna C), delle proteine non collageniche (Fig. 3, colonna D) e delle fibre 
elastiche (Fig. 3, colonna E). Tuttavia, l'architettura della matrice decellularizzata con il protocollo 
4 ha mostrato il miglior grado di preservazione (Fig. 3, riga Pr4).   
 Dai saggi colorimetrici, è evidente che la decellularizzazione preserva i glicosamminoglicani (Fig. 
4, in alto) e il collagene (Fig. 4, in basso) nelle matrici decellularizzate con i 4 protocolli 
sperimentali.  
L’array proteico per i fattori di crescita dimostra, invece, che anche le componenti solubili 
dell’ECM resistono al processo di decellularizzazione. Tuttavia, la presenza dei recettori per alcuni 
fattori di crescita (SCFR, M-CSFR, EGFR,VEGFR2,VEGFR3, IGF-1sR) evidenzia la persistenza 
delle membrane cellulari (Fig. 5). 
Per quanto riguarda gli scaffold biologici di matrice e gel di fibrina, dalla colorazione con 
Ematossilina ed Eosina il rapporto 1:2 di matrice:fibrina risulta quello ottimale, poiché garantisce, 
per entrambe le formulazioni testate, una buona integrazione dell’ECM (Fig. 6). Inoltre, è possibile 
apprezzare la presenza delle CPC sia sulla superficie dei gel (Fig. 7) che nello spessore degli stessi 
(Fig. 8).  
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4.2.2.  Effetti sulle CPC 
Le CPC isolate mediante selezione immunomagnetica sono state tenute in coltura per 7 giorni sulle  
matrici decellularizzate secondo i 4 protocolli. Dopo 24 ore, le cellule in coltura sulle matrici 
decellularizzate con il protocollo 1 e 3 sono apparse in gran parte staccate e non vitali, a differenza 
delle cellule in coltura sulle matrici decellularizzate con i protocolli 2 e 4. Dall’analisi 
dell’espressione genica, mediante real-time PCR, nelle CPC in coltura sulle matrici decellularizzate 
mediante i protocolli 2 e 4, è emerso che in presenza della matrice decellularizzata con il protocollo 
4, vi è una up-regolazione dei geni codificanti per i marcatori dei progenitori (Tbx3, Tbx5 e Cx43) e 
dei precursori (actina α-sarcomerica) dei cardiomiociti, dei progenitori (GATA6) e dei precursori 
(SMA) delle cellule muscolari lisce e dei  precursori (FVIII) delle cellule endoteliali (Fig. 9). 
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5. Discussione 
La terapia cellulare cardiaca rappresenta un approccio terapeutico promettente nel campo della 
medicina rigenerativa, dato il numero crescente di pazienti con insufficienza cardiaca terminale e le 
difficoltà che impediscono di garantire a tutti un trapianto d'organo (132). 
Le cellule staminali, infatti, grazie alla loro plasticità e ad una illimitata capacità di dividersi, 
rappresentano un’interessante risorsa per la medicina rigenerativa, il cui scopo è quello di riparare 
tessuti e organi danneggiati, ripristinandone la funzione senza la necessità di sostituirli (133). Tra le 
cellule staminali testate, le cellule progenitrici cardiache residenti, capaci di differenziare nelle tre 
principali linee cellulari cardiache, possiedono il migliore potenziale terapeutico sfruttabile per 
un’eventuale terapia cellulare (134).  
Tuttavia, nonostante iniziali risultati incoraggianti, restano ancora numerosi punti critici da superare 
per ottimizzarne l'efficacia terapeutica (135). 
In vivo le cellule staminali sono accolte in un microambiente specializzato, la nicchia, che ne 
previene il differenziamento e ne sostiene la proliferazione (136). Le cellule di supporto, l’ECM e i 
fattori di crescita contribuiscono alla costituzione della nicchia e interagiscono con le cellule 
staminali, modulandone le attività biologiche (137). 
Pertanto, poiché le componenti e l'organizzazione dell'ECM svolgono un importante ruolo nella 
regolazione dello sviluppo e delle funzioni di un organo, la medicina negli ultimi anni particolare 
attenzione è stata rivolta all'ingegneria tissutale allo scopo di migliorare il potenziale cellulare e 
ripristinare l’integrità dell’ECM danneggiata (138). 
Sono state sperimentate diverse strategie basate sull’utilizzo di matrici 3D (scaffold) capaci di 
influenzare le funzioni cellulari e di promuovere la rigenerazione tissutale. La tendenza più recente 
della medicina rigenerativa, che va di pari passo con l’ingegneria tissutale, è quella di usare 
materiali biomimetici tessuto-specifici, degradabili e capaci di fornire segnali chimici e biologici 
che mimano quelli prodotti dal microambiente nativo (139, 140). 
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Gli scaffold per la rigenerazione del miocardio dovrebbero riprodurre le caratteristiche meccaniche 
e l'organizzazione strutturale del tessuto nativo, assicurare un adeguato apporto di ossigeno e 
nutrienti e favorire la vascolarizzazione (125).  
In questo lavoro sono stati studiati scaffold prodotti mediante l’impiego di un poliuretano alifatico 
(KBC2000), simile a quello già studiato da Sartori et al. (141), capace di produrre strutture con 
proprietà elastomeriche adeguate per la coltura di mioblasti. 
La tecnica di prototipazione rapida, usata per la produzione degli scaffold, come definita da 
Mironov et al. “organ prototyping”, è una  tecnologia di stampa 3D basata sulla deposizione di strati 
successivi di cellule e/o aggregati cellulari in un gel 3D, con conseguente progressiva maturazione 
del costrutto stampato verso un tessuto o un organo vivente perfuso e vascolarizzato (142). Questa 
tecnica, mai usata prima per la fabbricazione di scaffold miocardici, ha il vantaggio di consentire la 
conversione di modelli solidi computerizzati in modelli fisici e pertanto ha permesso di ottenere 
costrutti a doppio strato, con geometria porosa e proprietà anisotropiche simili a quelle del tessuto 
miocardico.  
Inoltre, al fine di riprodurre i segnali biologici dell’ECM cardiaca in vivo, gli scaffold in 
poliuretano sono stati funzionalizzati con gelatina, come controllo, e con una molecola bioattiva, la 
laminina-1. La scelta specifica della laminina-1 è giustificata dal fatto che essa, in vivo, rappresenta 
la prima proteina ad essere espressa durante lo sviluppo embrionale del cuore (69) e viene 
riespressa nel cuore adulto in condizioni patologiche per guidare i processi di riparazione tissutale. 
Confrontando le proprietà biologiche delle CPC, messe in coltura su scaffold non funzionalizzati e 
funzionalizzati con gelatina e laminina-1, è stato osservato che la funzionalizzazione con la 
laminina sostiene meglio la biologia delle CPC e ne induce il differenziamento verso la linea dei 
cardiomiociti. 
Questi risultati suggeriscono che sia una buona strategia quella di modificare scaffold biomimetici 
con molecole bioattive capaci di evocare una risposta cellulare programmata utile per la 
rigenerazione del tessuto miocardico danneggiato. Resta comunque fondamentale la 
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sperimentazione su modelli animali in modo da valutare, in vivo, l’effettiva capacità di integrazione 
dei costrutti scaffold-CPC con il tessuto danneggiato ed il successivo recupero funzionale.  
Tuttavia, nonostante l’utilità di scaffold biomimetici di sintesi, non bisogna sottovalutare che 
l’ECM presenta una struttura complessa costituita da specifiche proteine e la sua composizione 
varia notevolmente durante lo sviluppo e la maturazione del cuore (143). 
Queste evidenze hanno spostato l’attenzione verso il possibile utilizzo di ECM ottenuta da tessuti 
decellularizzati.  
Vari organi e tessuti costituiscono una fonte di ECM decellularizzata piuttosto attraente, in quanto 
tale ECM decellularizzata ha una composizione identica a quella dell’ECM nativa e pertanto 
possiede presumibilmente le stesse proprietà meccaniche. L’ECM decellularizzata può essere usata 
sotto forma di patch, coating bidimensionale o gel iniettabile (144-147). 
Infatti, è già largamente diffuso l’impiego sull’uomo di matrici decellularizzate sia di origine 
allogenica che xenogenica, come nel caso delle matrici decellularizzate delle valvole cardiache, 
sostitute alle valvole con difetti allo stadio terminale, dimostrando sia l'applicabilità clinica dei 
protocolli di decellularizzazione sia la possibilità di trattare un gran numero di pazienti (148). 
Dal momento che la matrice extracellulare guida l'organogenesi e i processi fisiologici di 
riparazione tissutale, l’utilizzo di matrici decellularizzate può essere considerata una valida 
alternativa ai costrutti sintetici, presentando una composizione chimica ideale, la conservazione 
dell’albero vascolare ed una perfetta struttura tridimensionale.  
La decellularizzazione ottimale di matrici extracellulari prevede la rimozione della componente 
cellulare preservando allo stesso tempo e, per quanto possibile, la composizione nativa dell’ECM 
(125). La presenza di residui cellulari nell’ECM potrebbe comportare problemi di citocompatibilità 
in vitro e di risposta avversa in vivo attraverso l’attivazione di una risposta infiammatoria (149). Ad 
oggi una completa decellularizzazione non è ancora ottenibile, inoltre, il metodo da applicare varia 
a seconda delle caratteristiche tessuto-specifiche del campione di partenza (densità cellulare, 
spessore e struttura del tessuto).  
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Al fine di mettere a punto un protocollo innovativo in grado di garantire la migliore efficacia di 
decellularizzazione, preservando al contempo la struttura dell’ECM cardiaca umana, in questo 
studio sono stati messi a confronto 4 protocolli, designati con numeri arabi da 1 a 4 e 
precedentemente descritti.  
Due dei quattro protocolli di decellularizzazione applicati su sezioni di tessuto cardiaco umano 
hanno permesso di ottenere una sufficiente rimozione cellulare ed una buona preservazione 
dell’architettura dell’ECM.  
In seguito alla quantizzazione del DNA è emerso che, nelle matrici decellularizzate secondo i 
protocolli denominati 2 e 4 (fig.4), il contenuto di acido nucleico è inferiore a 50 ng per mg di 
tessuto (peso secco), valore indicato come soglia massima per ritenere accettabile il grado di 
decellularizzazione (125). Nelle matrici ottenute con i protocolli 1 e 3, invece, tale parametro non è 
rispettato. Pertanto solo i protocolli 2 e 4 sono in grado di determinare una decellularizzazione 
efficace. Anche dall’analisi istologica e dai risultati dei saggi colorimetrici è evidente che i 
protocolli 2 e 4 garantiscono una maggiore efficacia di decellularizzazione e, al contempo, una 
buona preservazione della componente collagenica e non, nonché delle fibre elastiche e dei GAG. 
Infatti è possibile notare dall’analisi istologica la persistenza del citoplasma dei cardiomiociti o dei 
nuclei nelle sezioni decellularizzate con i protocolli 1 e 3. 
Poiché i GAG proteggono i fattori di crescita dalla proteolisi, è stata valutata la permanenza di 
questi ultimi nelle matrici decellularizzate, ed è emerso che il protocollo 4 permette di conservare 
importanti fattori di crescita, come il HGF, il VEGF e il IGF-1.  
Le matrici ottenute dalla decellularizzazione secondo i diversi protocolli sono state utilizzate per la 
semina delle CPC. Di nuovo, i protocolli 2 e 4 si sono dimostrati più efficaci e hanno permesso di 
ottenere scaffold che meglio supportassero la vitalità delle CPC e la loro capacità a differenziare 
nelle tre linee cellulari cardiache (cardiomiociti, cellule endoteliali e cellule muscolari lisce).  
Sulla base dei risultati finora ottenuti, il protocollo 4, per la sua rapidità e semplicità, si è 
dimostrato, anche rispetto al protocollo 2, più indicato ad ottenere una matrice meglio 
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decellularizzata e meglio conservata sia nella sua architettura che nel contenuto di proteine 
fondamentali come il collagene, di glicosamminoglicani e di fattori di crescita. Pertanto, esso 
costituirà il protocollo di riferimento per la produzione di scaffold naturali.  
Infine, non va sottovalutata l’invasività dell’eventuale metodo di impianto degli scaffold, in vivo. 
Pertanto, sono ancora in corso studi sulla realizzazione di matrici naturali iniettabili, ottenute da 
matrice decellularizzata, liofilizzata, solubilizzata e miscelata a colle fibriniche, sia disponibili in 
commercio che riprodotte in laboratorio. A differenza degli altri polimeri finora impiegati, come la 
gelatina ed il collagene, la fibrina può evitare la risposta infiammatoria, dal momento che essa può 
essere estratta dal sangue del paziente, e possiede buone capacità nello stimolare l’homing, la 
proliferazione ed il differenziamento cellulare (86, 149).  
Inoltre, l’utilità dei gel ottenuti combinando la fibrina e la matrice solubilizzata, risiede nel fatto 
che, una volta iniettati, potrebbero essere capaci di riprodurre l’organizzazione in fibre tipica 
dell’ECM, consentendo un’integrazione ottimale delle CPC in tutto il loro spessore.   
Lo studio condotto evidenzia l’importante ruolo svolto dal microambiente extracellulare nel guidare 
la rigenerazione cardiaca. Nelle applicazioni di ingegneria tissutale per la rigenerazione del 
miocardio infartuato la scelta del tipo di scaffold, biomimetico o naturale, così come delle 
componenti bioattive dell’ECM da utilizzare in associazione ad essi, è di fondamentale importanza 
per l’ottimizzazione del processo di riparo tissutale. Gli scaffold potrebbero essere impiegati come 
patch cardiaci, ripopolati in vitro prima dell’impianto in vivo, oppure essere impiantati soltanto 
come piattaforma ottimale per promuovere il reclutamento ed intensificare il differenziamento delle 
CPC residenti. 
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6. Iconografia 
Tabella 1: Agenti  impiegati per la decellularizzazione tissutale 
Agenti chimici Funzione Effetti sull'ECM 
Acidi e basi 
Solubilizzano i componenti citoplasmatici 
delle cellule, distruggono gli acidi nucleici, 
tendono a denaturare le proteine 
Possono danneggiare il collagene, i GAG e i 
fattori di crescita 
Soluzioni ipotoniche ed ipertoniche 
Determinano la lisi cellulare per shock 
osmotico, distruggono le interazioni DNA-
proteine 
Lisano le cellule, ma non rimuovono 
efficacemente i residui cellulari 
Detergenti non-ionici 
(es. Triton X-100) 
Distruggono le interazioni DNA-proteine, 
lipidi-lipidi, lipidi-proteine e le interazioni 
proteine-proteine in misura minore 
Rimozione cellulare efficace da tessuti sottili, 
distruzione dell'ultrastruttura dell'ECM e 
rimozione dei GAG, meno efficace dell'SDS 
Detergenti ionici 
(es. SDS; sodio deossicolato; TritonX-200) 
Solubilizzano le cellule e le membrane 
nucleari, tendono a denaturare le proteine 
Rimuovono efficacemente i detriti nucleari e le 
proteine citoplasmatiche dai tessuti densi, 
tendono a distruggere l'ultrastruttura dell'ECM, 
rimuovono GAG e fattori di crescita e 
danneggiano il collagene 
Detergenti zwitterionici 
(es.CHAPS) 
Svolgono le funzioni dei detergenti ionici e di 
quelli non-ionici 
Rimuovono efficacemente le cellule con una 
distruzione blanda dei tessuti sottili 
Alcoli 
Lisano le cellule per disidratazione, 
solubilizzano e rimuovono i lipidi 
Rimuovono efficacemente le cellule dai tessuti 
densi, si legano alle proteine, come il 
collagene, facendole precipitare 
Acetone 
Lisa le cellule per disidratazione, solubilizza e 
rimuove i lipidi 
Rimuove efficacemente le cellule dai tessuti 
densi, si lega alle proteine, come il collagene, 
facendole precipitare 
Agenti fisici Funzioni Effetti sull'ECM 
Temperatura (congelamento e scongelamento) 
I cristalli di ghiaccio   distruggono la 
membrana cellulare 
La formazione dei cristalli di ghiaccio può 
distruggere o danneggiare l'ECM 
Applicazione diretta di forze Rimozione delle cellule distrutte La forza applicata potrebbe danneggiare l'ECM 
Pressione 
La pressione potrebbe distruggere le cellule e 
rimuovere la componente cellulare 
La pressione può distruggere l'ECM 
Agenti enzimatici Funzioni Effetti sull'ECM 
Nucleasi 
Catalizzano l'idrolisi delle catene di 
ribonucleotidi e deossiribonucleotidi 
Sono difficili da rimuovere dai tessuti per cui 
potrebbero evocare una risposta immunitaria 
Tripsina 
Scinde i legami peptidici dell'arginina e della 
lisina sul sito-C 
Un'esposizione prolungata può distruggere 
l'ultrastruttura dell'ECM, rimuove le 
componenti dell'ECM come il collagene, la 
laminina, la fibronectina, l'elastina e i GAG 
Dispasi 
Scindono peptidi specifici, principalmente la 
fibronectina e il collagene IV 
Un'esposizione prolungata può distruggere 
l'ultrastruttura dell'ECM, rimuove le 
componenti dell'ECM, in particolare la 
fibronectina e il collagene IV 
Agenti chelanti (EDTA, EGTA) 
Chelano gli ioni metallici distruggendo le 
adesioni delle cellule all'ECM 
Sono usati tipicamente in associazione a 
metodi enzimatici o altri agenti, poiché sono 
inefficaci se usati da soli 
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Tabella 2: Protocolli per la decellularizzazione 
 
 
 Giorno 1 Giorno 2 Giorno 3 
 T TEMPO BUFFER T TEMPO BUFFER/REAGENT T TEMPO BUFFER 
Pr1 T.A. 2 ore 10mM Tris, 0,1% p/v 
EDTA, pH 7,4 
37°C 3 ore FBS 12% in PBS 1x       
  T.A. 6 ore SDS 0,5%  p/v  in PBS 
1x  
T.A. 3x10min PBS 1x       
  T.A. 3x10min PBS 1x T.A. Tutta la 
notte 
PBS 1x   
  T.A. Tutta la 
notte 
PBS 1x T.A.          DECELLULARIZZAZIONE 
COMPLETATA    
Pr2 T.A. 2 ore 10mM Tris, 0,1%  p/v  
EDTA, pH 7,4 
T.A. 3 ore 50U/ml DNasi, 1U/ml 
RNasi in PBS 1x 
      
  T.A. 6 ore SDS 0,5%  p/v in PBS 
1x  
T.A. 3x10min HBSS sterile       
  T.A. 3x30min PBS 1x T.A. Tutta la 
notte 
HBSS  sterile   
  T.A. Tutta la 
notte 
PBS 1x T.A.          DECELLULARIZZAZIONE 
COMPLETATA    
Pr3 T.A. 3x30min aprotinina 
10KIU/ml;0,1% 
EDTA in PBS 1x 
T.A. 24 ore SDS 1% in buffer 
ipotonico 
T.A. 3x30min PBS 1x 
  4°C 16  ore Tris-HCl 10mM pH 8; 
aprotinina 10 KIU; 
EDTA 0,1%  p/v 
      37°C 3 ore 50U/ml DNasi, 1U/ml RNasi 
in Tris-HCl10mM pH 7,5 
              T.A. 3x30min PBS 1x 
                   DECELLULARIZZAZIONE 
COMPLETATA    
Pr4 T.A. 12 ore SDS 1% in dH2O  T.A. 15min  dH2O        
        T.A. 30min 1% Triton X-100 in 
dH2O  
  
  
 DECELLULARIZZAZIONE COMPLETATA    
entro il 6° giorno  
       T.A. 124 ore PBS 1x; 100U/ml Pen-
Strep  
T: temperatura; T.A. : Temperatura Ambiente 
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Tabella 3: Primers per la Real-Time PCR 
 
 
 
 
 
 
Tabella 4: Primers per la Real-Time PCR 
Gene Primer Senso Primer Antisenso Lungh. nt 
GAPDH 5’-CTCTCTGCTCCTCCTGTTCG-3’ 5’-ACGACCAAATCCGTTGACTC-3’ 114 
Mef2C 5’-AGGCAGCAAGAATACGATGC-3’ 5’-TACGGAAACCACTGGGGTAG-3’ 88 
Tbx3 5’-CTGTAGGGACATCGAACCTCA-3’ 5’- CCATGCTCCTCTTTGCTCTC-3’ 82 
Tbx5 5’- GCAGTGATGACATGGAGCTG-3’ 5’- TGCTGAAAGGACTGTGGTTG-3’ 114 
ACTC1 5’-TCGGGACCTCACTGACTACC-3’ 5’-CAAAATCCAGGGCGACATAG-3’ 125 
CX43 5’-CGAGGACTATGAGGGCAAGA-3’ 5’- TTCAGGTGTGTCGTTGGAAG-3’ 113 
ETS1 5’-TGGGGACATCTTATGGGAAC-3’ 5’-TGGATAGGCTGGGTTGACTC-3’ 88 
FVIII 5’-GCTCTGGGATTATGGGATGA-3’ 5’-TCTTGAACTGAGGGACACTGC-3’ 80 
GATA6 5’-GTGTGCAATGCTTGTGGACT-3’ 5’-TGTTCTTAGGTTTTCGTTTCCTG-3’ 103 
ACTA2 5’-CTGAGCGTGGCTATTCCTTC-3’ 5’-TTCTCAAGGGAGGATGAGGA-3’ 133 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Gene Primer  Numero Cat.  
GAPDH Hs_GAPDH_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00079247 
NKX2-5 Hs_NKX2-5_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00010619 
MEF2C Hs_MEF2C_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00053368 
ACTC1 
(actina α-sarcomerica) 
Hs_ACTC1_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT02306157 
ETS1 Hs_ETS1_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00049133 
F8 Hs_F8_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00059087 
GATA6 Hs_GATA6_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00233331 
ACTA2 
(actina del muscolo liscio) 
Hs_ACTA2_1_SG QuantiTect Primer Assay (200) QT00088102 
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Fig. 1: Analisi dei livelli di espressione dei marcatori di differenziamento cardiaco delle 
CPC, isolate da cuori umani adulti, in coltura per 7 (A) e 14 (B) giorni, su piastre non 
rivestite (CTR), su scaffold in poliuretano non funzionalizzati (PU), su scaffold in 
poliuretano funzionalizzati con gelatina (PU/GEL) e su scaffold in poliuretano 
funzionalizzati con laminina-1 (PU/LAM). 
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Figura 2: Valutazione del contenuto di DNA nelle matrici decellularizzate con i 
4 protocolli sperimentali (Pr1, Pr2, Pr3, Pr4), rispetto alla matrice nativa (NM).  
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Figura 3: Colorazioni istologiche su sezioni di ventricolo sinistro decellularizzate 
con i 4 diversi protocolli sperimentali (Pr1, Pr2, Pr3, Pr4). (A) ematossilina/eosina, 
(B) tricromica di Masson, (C) Rosso Sirio Picrato, (D) tricromica secondo Gomori, 
(E) PAS Morel-Maronger modified. Ingrandimento 20X. 
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Figura 4: Analisi quantitativa per valutare la presenza GAG (A) e del collagene (B) 
nelle matrici decellularizzate con i quattro protocolli sperimentali (Pr1-Pr2-Pr3-Pr4). 
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Figura 5: Array proteico per la valutazione della presenza dei fattori di crescita nelle 
matrici decellularizzate. (A) Schema dei fattori di crescita testati; membrane con spots 
rappresentativi dei fattori di crescita preservati nelle matrici decellularizzate con  
protocollo 2 (B) e con protocollo 4 (C).  
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Fig. 6: Ematossilina/Eosina di gel ottenuti dalla combinazione di matrice e fibrina nel 
rapporto di 1:1 (A), 1:2 (B), 1:3 (C), 1:4 (D) e 4:1 (E).    
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Figura 7: Ematossilina/Eosina di gel ottenuti dalla combinazione di matrice e fibrina nel 
rapporto di 1:2 e utilizzati come supporto per la coltura delle CPC isolate da cuori umani 
adulti.  
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Figura 8: Ematossilina/Eosina di gel ottenuti dalla combinazione di matrice e fibrina 
nel rapporto di 1:2. E’ possibile apprezzare la presenza delle CPC umane inglobate nei 
gel durante il processo di gelificazione. 
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Figura 9: Analisi dei livelli di espressione dei marcatori di differenziamento cardiaco 
delle CPC umane coltivate sulle matrici decellularizzate con i protocolli 2 e 4. 
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